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A tecnologia de impressão 3D de tecidos permite a construção de estruturas com uma arquite-
tura idêntica à de certos tecidos biológicos, tendo desencadeado novas áreas de investigação em
engenharia de tecidos e medicina regenerativa.
O âmbito desta dissertação consistiu na impressão 3D de três estruturas cartilagíneas: um nariz,
uma traqueia e um menisco. Para tal, foram desenvolvidas doze misturas poliméricas distintas
com o objetivo de criar um material que fosse semelhante ao tecido cartilagíneo humano, com
boas propriedades mecânicas e não citotóxico.
Da totalidade das misturas desenvolvidas, três apresentaram propriedades promissoras, sendo
boas candidatas para possível impressão 3D. Para a impressão do modelo nal, foi utilizada a
mistura com PVDF e -TCP na sua constituição. Esta mistura apresentou boas propriedades a
nível de consistência para impressão, um módulo de elasticidade de tração de 25,92 MPa, um
módulo de elasticidade de compressão de 34,5 MPa e uma viabilidade celular relativa de 100 %.
Os parâmetros de impressão foram otimizados de modo a imprimir uma estrutura com boa de-
nição e resolução. Parâmetros de impressão otimizados aliados às boas propriedades da mistura
permitiram a impressão tridimensional bem sucedida dos modelos nais.





Tissue 3D printing technology enables the construction of structures with an architecture
identical to that of certain biological tissues, having triggered new areas of research in tissue
engineering and regenerative medicine.
The scope of this dissertation was the 3D printing of three cartilage structures: a nose, a trachea
and a meniscus. To this end, twelve distinct polymeric blends were developed to create a material
that was similar to human cartilage tissue, with good mechanical and non-cytotoxic properties.
Of all the blends developed, three showed promising properties, being good candidates for
possible 3D printing. For the printing of the nal model, the mixture with PVDF and -TCP was
used in its constitution. This mixture showed good printing consistency properties, a tensile
modulus of 25,92 MPa, a compressive modulus of 34,5 MPa and a relative cell viability of 100 %.
Print parameters have been optimized to print a structure with good denition and resolution.
Optimized printing parameters coupled with the good properties of the mixture allowed the
successful three-dimensional printing of the nal model.
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1.1 Contexto e Motivação
A lesão de órgãos e tecidos representa o denominador comum da grande maioria dos acidentes
e doenças, sendo doenças do foro psicológico a exceção. A oferta limitada de dadores de órgãos
aliada à necessidade de administração de imunossupressores resulta num grande desao a nível
mundial [1]. Todos os dias, doentes em várias listas de espera morrem antes dos órgãos compatí-
veis carem disponíveis; na tabela 1.1 encontra-se o número de doentes que faleceram em lista
de espera para transplantação. Com o envelhecimento populacional, estima-se que a escassez de
órgãos se torne ainda mais elevada.
Tabela 1.1: Número de mortes em lista de espera para transplantação
Ano Portugal Europa
[2] 2015 101 3874
[3] 2016 66 3795
[4] 2017 51 3730
[5] 2018 78 3804
O objetivo da engenharia de tecidos é colmatar essa lacuna, apresentando soluções promis-
soras na criação de enxertos de tecido autólogo com capacidade não indutora de uma resposta
imunitária. Embora improvável num futuro próximo, o principal objetivo da engenharia de tecidos
consiste na criação completa de órgãos, diminuindo a necessidade de transplantes e administração
de imunossupressores [1, 6].
A engenharia de tecidos é um campo emergente que visa desenvolver, com recurso a células
e biomateriais, próteses e tecidos biológicos que reproduzam e melhorem as características do
tecido lesado, diminuindo os testes em animais e mitigando a escassez de órgãos e a necessidade
de transplante. Este conceito tem vindo a ganhar popularidade ao longo das últimas décadas e
1
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apresenta inúmeras aplicações, tais como a regeneração de tecidos lesados que estão além da
sua capacidade de autorreparação, a construção de tecidos e implantes biomédicos para substi-
tuição de órgãos e estruturas disfuncionais e a construção de modelos in vitro com o objetivo de
compreender o comportamento celular [7].
A criação dos tecidos biológicos tem como base a impressão tridimensional (3D). Esta técnica
oferece elevada polivalência no controlo preciso da deposição de células e biomateriais e na sua
distribuição espacial e arquitetónica, sendo possível a construção detalhada e personalizada de
tecidos e órgãos [7].
Dada a sua polivalência, esta técnica é uma ferramenta com bastante interesse para aplicações
biomédicas, especialmente na engenharia de tecidos e medicina regenerativa.
1.2 Objetivo
O âmbito desta dissertação consistiu no estudo de materiais biocompatíveis e consequente impres-
são tridimensional para aplicações biomédicas, nomeadamente em tecidos cartilagíneos, como o
nariz, o menisco e traqueia. Este projeto pode ser dividido em quatro fases distintas:
• A primeira fase consistiu numa investigação dos biomateriais mais promissores e mais
utilizados na área da engenharia de tecidos e medicina regenerativa, seriando assim as
possibilidades no que toca à escolha dos biomateriais a utilizar na aplicação nal.
• A segunda fase consistiu no desenvolvimento de várias misturas poliméricas extrudíveis
com características especícas, como durabilidade e exibilidade, bem como parâmetros
mecânicos semelhantes aos do tecido nativo. Na impressão das mesmas, foram tidos em
conta diversos fatores relacionados com a impressão, como o uxo, velocidade e o diâmetro
de extrusão. Estes parâmetros permitem a otimização da impressão, garantindo a geometria
e deposição adequadas para que a impressão mantenha corretamente a sua forma.
• A terceira fase consistiu na caracterização das impressões com recurso a testes mecânicos
e ensaios de citotixicidade, onde foram avaliados parâmetros mecânicos e citotóxicos e
consequente avaliação dos resultados relativamente ao tecido nativo.
• Por último, a quarta fase consistiu na impressão de uma estrutura cartilagínea que desem-










Para um melhor entendimento do âmbito deste projeto, é importante conceptualizar e compreen-
der em que consiste a impressão tridimensional de tecidos, como é realizada esta técnica e quais
as suas aplicações.
2.1 Impressão Tridimensional
A impressão 3D tem vindo a ganhar popularidade, captando o interesse em múltiplas áreas tanto
do público como da comunidade cientíca. O crescente interesse leva a que esta tecnologia seja
continuamente redenida, reinventada e personalizada, tendo amplas aplicações em diversas
áreas, como a indústria automóvel, indústria aeroespacial, engenharia eletrotécnica, medicina
regenerativa, sistemas biológicos e indústria alimentar [8, 9]. Esta técnica é assim um conceito
elegante que permite a construção de modelos geométricos complexos usando uma grande varie-
dade de materiais, como polímeros, metais, cerâmicos, entre outros. O custo cada vez menor de
componentes eletrónicas, lasers, impressões a jato de tinta e softwares de desenho auxiliado por
computador (DAC) conduziu à popularização desta técnica.
Existem dois processos distintos de impressão 3D: o processo de impressão 3D aditiva resulta
na criação de modelos geométricos através da deposição de camadas transversais sucessivas de
um material (Figura 2.1a). O processo começa com a construção de um modelo tridimensional
digital. Posteriormente, o modelo é dividido em inúmeras camadas dependendo da resolução
da impressora e é impresso camada a camada. O segundo processo, denominado processo de
impressão 3D subtrativa, consiste na remoção do material em excesso, cando apenas o modelo
sólido de interesse (Figura 2.1b).
No desenvolvimento desta dissertação, o processo de impressão utilizado foi a impressão 3D
aditiva, apresentando vantagens e desvantagens evidenciadas nas tabelas 2.1 e 2.2.
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(a) Impressão Tridimensional Aditiva
(b) Impressão Tridimensional Subtrativa
Figura 2.1: Processos de Impressão Tridimensional (adaptado de [10])
Tabela 2.1: Impressão Tridimensional Aditiva - Vantagens
Vantagens
Flexibilidade de design
Esta técnica tem a capacidade de criar praticamente qualquer forma geomé-
trica complexa, ao contrário dos processos subtrativos onde existe diculdade
em alcançar as zonas mais profundas e complexas do modelo. Esta técnica im-
põe poucas restrições oferecendo ao mesmo tempo ao operador a capacidade




Esta técnica oferece elevada liberdade ao operador na realização de qualquer
modelo geométrico. A complexidade de um modelo geométrico não apresenta
qualquer custo adicional uma vez que não há necessidade de ferramentas
adicionais nem há necessidade de maior experiência por parte do operador. A
peça é construída como um todo, não havendo necessidade de montagem de
peças que poderiam tornar o processo mais complexo e dispendioso.
[11]
Necessidade de montagem nula
Esta técnica permite a produção de formas geométricas completas que, se
fossem produzidas de forma convencional, necessitariam da montagem de
várias partes em separado.
[12]
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Tabela 2.2: Impressão Tridimensional Aditiva - Desvantagens
Desvantagens
Fabrico em pequena escada versus grande escala
As técnicas de impressão 3D aditiva atuais são adequadas na construção de
produtos personalizados, fabrico de poucas unidades ou fabrico de peças com
maior complexidade geométrica. A construção em grande escala acarreta um
elevado custo quando comparado a outras técnicas, como a moldagem por
injeção. A discrepância de custo está relacionada com o tempo de fabrico.
[13]
Heterogeneidade do material
Embora diversos bens de consumo sejam compostos por uma ampla variedade
de materiais com diferentes comportamentos e funcionalidades, a seleção de
materiais na impressão 3D aditiva é bastante limitada e os produtos resultantes
apresentam propriedades mecânicas anisotrópicas devido a deciências de
ligação entre as camadas.
[14]
Padronização e propriedade intelectual
O vasto leque de equipamentos, materiais e processos existentes na impressão
3D aditiva torna a uniformização uma tarefa difícil. De modo a garantir a
qualidade, a reprodutibilidade e a coerência dos modelos geométricos criados
a partir desta tecnologia, é crucial o desenvolvimento de padrões referentes
a materiais, processos, testes e formatos de arquivo. Do ponto de vista da
propriedade intelectual, o aparecimento de mercados de impressão 3D aditiva
e de projetos de código open-source para download desaam continuamente o
panorama legal atual e as regulamentações que visam a proteção dos criadores.
[15]
Os avanços nesta tecnologia levaram a um crescente número de investigadores a aplicar esta
técnica em diversos campos, como equipamentos biomédicos, próteses, engenharia de tecidos,
medicina regenerativa, entre outros.
2.2 Impressão Tridimensional de Tecidos
A impressão 3D de tecidos, ou bioimpressão 3D, foi desenvolvida no início dos anos 90. Muito
semelhante à impressão 3D genérica, esta técnica consiste num conjunto de procedimentos de
impressão auxiliada por computador onde ocorre deposição de células vivas, biomateriais, com-
ponentes de matriz extracelular (CME), proteínas e/ou fármacos num substrato sólido, líquido ou
em gel. A bioimpressão 3D tem vindo a ganhar popularidade na engenharia de tecidos e medicina
regenerativa devido à sua capacidade em criar uma matriz tecidual eciente e à escala. Existem
três grandes processos na impressão tridimensional de biomateriais e células, são elas bioimpres-
são a jato de tinta, bioimpressão por extrusão de pastas e bioimpressão assistida a laser [16]. O
desenvolvimento desta dissertação assentou na técnica de extrusão de pastas.
Independentemente do processo, a bioimpressão 3D apresenta três etapas fundamentais:
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1. Pré-processamento, no sentido de desenvolver esquemas ou projetos auxiliados por com-
putador. Este pré-processamento pode ser efetuado com recurso a um scan a laser, tomo-
graa axial computadorizada (TAC), ressonância magnética (RM) ou outros métodos de
imagem;
2. Processamento, no sentido de produzir uma réplica física tridimensional do modelo pro-
jetado anteriormente;
3. Pós-processamento, no sentido de reticular o material, melhorando as suas capacidades
mecânicas. Varia com o tipo de material.
2.2.1 Técnica de Extrusão de Pastas
A técnica de extrusão de pastas é vastamente utilizada na criação de peças plásticas e metálicas,
onde a facilidade e rapidez na criação de modelos geométricos complexos chamou a atenção da
comunidade cientíca. Dessa forma, os materiais plásticos foram substituídos por biomateriais
compatíveis e as impressoras 3D convencionais foram modicadas para que pudessem ter a
capacidade de imprimir scaolds de tecidos e órgãos.
A técnica de bioimpressão 3D por extrusão de pastas pode ser denida como a distribuição de
um meio biológico através de um equipamento mecânico automatizado. Durante a bioimpressão,
a pasta é dispensada resultando na deposição precisa de biomateriais na estrutura tridimensional
inicialmente projetada [17].
Existem três grandes sistemas de impressoras por extrusão de pastas:
• Sistema Pneumático – Sistema com recurso a um dispensador pneumático, que utiliza
ar pressurizado [18].
• SistemaMecânico – Sistema utilizado no desenvolvimento desta dissertação pois é o ideal
na deposição de materiais viscosos, como polímeros sintéticos e naturais [17].
• Sistema Ativado por Solenóide – Este sistema opera com recurso a pulsos elétricos. Este
sistema é indicado na extrusão de pastas de baixa viscosidade [17].
A técnica de extrusão de pastas fornece um elevado grau de reprodutibilidade quando são
utilizados biomateriais apropriados. A reprodutibilidade depende de vários parâmetros, como o
diâmetro da ponta de deposição, a viscosidade da pasta, a velocidade da impressão e a força ou
pressão de extrusão.
2.3 Biomateriais
Um biomaterial é denido como qualquer substância natural ou sintética com o propósito de
interagir com sistemas biológicos. Para que um material seja classicado como um biomaterial,
deve cumprir um requisito fundamental: ser compatível com células e tecidos, de forma a não
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desencadear uma resposta inamatória. Outras características favoráveis envolvem a sua biode-
gradabilidade, as suas propriedades mecânicas e químicas e a capacidade em promover a ligação
celular [19, 20]. Para atender às necessidades da comunidade biomédica, foram investigados di-
versos tipos de materiais, desde metais, cerâmicos, vidros e polímeros. Os polímeros possuem
elevado potencial, uma vez que a exibilidade na sua composição química dá origem a materiais
com grande diversidade e com propriedades físicas e mecânicas desejáveis.
2.3.1 Polímeros
Um polímero consiste numa macromolécula constituída por muitas subunidades repetidas, cha-
madas monómeros. Existem três tipos de polímeros: os polímeros naturais, os polímeros sintéticos
e os híbridos. De forma a simular o microambiente do tecido nativo e levar à sua regeneração,
os polímeros naturais são amplamente utilizados na construção de scaolds impressos em 3D.
Tal deve-se essencialmente às semelhanças químicas e estruturais entre os polímeros naturais e
a CME do tecido nativo [21]. Porém, ao contrário dos polímeros naturais, os polímeros sintéti-
cos podem ser modicados de forma a otimizar as suas propriedades mecânicas e as suas taxas
de degradação, podendo ser adaptados a aplicações especícas [22]. Assim, de forma a conci-
liar os benefícios de ambos, podem ser efetuadas misturas entre polímeros sintéticos e naturais,
aperfeiçoando o scaold impresso e melhorando consequentemente a resposta celular [23].
Propriedades dos Polímeros
Como a pasta a ser impressa deve manter a sua integridade estrutural, existe uma certa com-
plexidade inerente à sua produção. Propriedades como a viscosidade dos polímeros e a sua reti-
culação, que têm inuência direta no resultado da estrutura impressa, são critérios importantes
na projeção do modelo geométrico. Da mesma forma, polímeros que apresentem elevada uidez
podem sofrer alterações na estrutura nal, uma vez que não têm capacidade de manter a forma
[24]. Assim, as propriedades mais importantes dos polímeros são:
1. Mecanismo de Reticulação - O polímero a ser selecionado depende principalmente do
mecanismo de reticulação utilizado na sua criação. Existem vários mecanismos de reticu-
lação utilizados na obtenção de uma rede polimérica estável, tais como reticulação com
recurso a luz, com recurso a fenómenos eletrostáticos, pH e temperatura [25].
2. Viscosidade - A estrutura do polímero e as suas propriedades reológicas são parâmetros
importantes no processo de extrusão. O local mais crítico no processo consiste na ponta
do dispensador, que pode sofrer obstrução e fratura se a viscosidade da pasta for muito
elevada [26]. O polímero deve apresentar várias fases: primeiro deverá comportar-se como
um uído dentro da seringa e depois como um sólido uma vez dispensado, para assim
assegurar a forma da sua estrutura.
3. Biocompatibilidade - A biocompatibilidade de um biomaterial pode ser denida como
a relação entre um material e o organismo, de maneira a que nenhum produza efeitos
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indesejáveis. A biocompatibilidade é um termo que abrange diversas propriedades do ma-
terial, tais como as suas propriedades físicas, mecânicas e químicas, bem como potenciais
efeitos citotóxicos, mutagénicos e inamatórios. Nem os biomateriais nem os seus subpro-
dutos de degradação devem desencadear uma reação inamatória adversa aquando da sua
implantação [27].
4. Propriedades Mecânicas - Qualquer biomaterial a ser impresso deve simular com rigor
as funções mecânicas dos tecidos nativos. Assim, é importante compreender os fatores que
inuenciam o comportamento mecânico do polímero na projeção do modelo geométrico a
ser impresso.
Polímeros Naturais
A seleção de polímeros adequados aos processos de impressão 3D de tecidos é extremamente
importante. Um dos desaos principais associados à impressão de polímeros naturais encontra-se
relacionado com as suas características inatas, que podem variar dentro de um grupo de polímeros
naturais, tornando a impressão de scaolds um desao quer a nível de precisão, quer a nível de
reprodutibilidade. Posto isto, o número de polímeros naturais que foram efetivamente impressos
com sucesso é escasso. Estes incluem o colagénio, a gelatina, o alginato, o ácido hialurónico e o
acetato de celulose (AC) [28]. Os biomateriais à base de celulose são candidatos ideais na área da
engenharia de tecidos devido às suas propriedades químicas, físicas e mecânicas. A celulose é um
material abundante na natureza e é facilmente produzido, tornando estes materiais uma opção de
baixo custo na área da engenharia biomédica. Estes materiais, apesar de não serem biodegradáveis
no corpo humano, possuem elevada biocompatibilidade e elevada bioatividade [29]. O AC tem
como solventes a acetona e a dimetilacetamida (DMAc), e apresenta uma temperatura de fusão de
aproximadamente 220°C e uma temperatura de transição vítrea (Tg) de aproximadamente 52°C.
Na tabela 2.3 encontra-se uma descrição mais detalhada dos polímeros naturais mais utilizados.
Polímeros Sintéticos
Enquanto os polímeros naturais proporcionam um melhor ambiente celular através da sua
similaridade com os CME, os polímeros sintéticos têm a vantagem de permitir a manipulação
química da sua estrutura de maneira a modicar e melhorar as suas propriedades mecânicas, a
sua biocompatibilidade e a sua taxa de degradação [30]. Os polímeros sintéticos mais utilizados
na engenharia de tecidos e medicina regenerativa são a policaprolactona (PCL), poliácido lático
(PLLA), polietilenoglicol (PEG), poli(ácido lático-co-ácido glicólico) (PLGA) e o uoreto de polivi-
nilideno (PVDF). Na tabela 2.3 encontra-se uma descrição mais detalhada dos polímeros sintéticos
utilizados no âmbito desta dissertação.
O PVDF é um polímero semi-cristalino, de cadeia longa e com elevada resistência química.
Tem como solventes a dimetilformamida (DMF), o dimetilsulfóxido (DMSO) e a DMAc, sendo
a DMAc o solvente que apresenta maior ecácia [31]. Apresenta uma temperatura de fusão de
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aproximadamente 177°C, uma Tg de aproximadamente -35°C e apresenta propriedades piezoelé-
tricas. É um polímero amplamente utilizado na medicina cirúrgica como material de reparação
de hérnias ou material de suporte mecânico vascular, sendo um biomaterial com elevada bio-
compatibilidade, biologicamente inerte, com baixa toxicidade e resistente a infeções [32–34]. Ao
contrário de outros polímeros, como o polipropileno (PP) ou o politereftalato de etileno (PET), o
PVDF apresenta uma menor reação inamatória e menor formação de tecido brótico [35, 36].
A PCL consiste num polímero biodegradável semi-cristalino muito utilizada no desenvolvi-
mento de próteses biomédicas, como na produção de scaolds e implantes ósseos [37]. Tem como
solventes o diclorometano (DCM) e a DMF; apresenta uma temperatura de fusão que varia entre
59°C - 64°C e uma Tg de aproximadamente -60°C [38]. A PCL pode ser degradada no meio ambi-
ente por bactérias e fungos, mas não in vivo, uma vez que o corpo humano não possui enzimas
necessárias para a sua degradação. No entanto, este polímero é reabsorvível, embora o processo
seja mais longo [39, 40].
Os acrilatos de PEG, como o diacrilato de polietilenoglicol (PEGDA) e o dimetilacrilato de
polietilenoglicol (PEGDMA), são bastante utilizados na fotopolimerização de estruturas na área
de engenharia de tecidos. Embora estes compostos não se degradem naturalmente, possuem
propriedades que os tornam muito desejáveis na construção de scaolds, como a sua não toxici-
dade, o facto de não desencadearem uma resposta inamatória e o facto de apresentarem elevada
solubilidade em água. Uma limitação signicativa encontrada nestes compostos é a sua baixa
recetividade inerente à adesão celular, que tem como consequência morte celular. Uma solução
encontrada para contornar este problema consiste na adição de um polímero natural (como o
AC), ou seja, na criação de polímeros híbridos. Este método, além de possibilitar a adesão celular,
leva também ao ajuste de propriedades mecânicas [41, 42].
Polímeros Híbridos
Foram realizadas diversas tentativas na combinação de polímeros sintéticos e naturais de forma
a controlar e melhorar as propriedades do biomaterial. Esses polímeros, denominados híbridos,
foram desenhados para incorporar os benefícios de ambos os polímeros, como a adaptação e
melhoria das propriedades mecânicas dos polímeros sintéticos, bem como a semelhança aos CME
presente nos polímeros naturais. Como referido anteriormente, muitos dos polímeros sintéticos
por si só, embora úteis para a impressão 3D devido à sua resistência mecânica e biocompatibilidade,
têm uma utilização limitada no que toca à impressão 3D de tecidos, uma vez que não possuem
locais promotores de adesão celular [23]. Em alguns casos, ambos os tipos de polímeros estão
presentes na pasta a ser impressa, no entanto não se encontram quimicamente ligados entre si.
Assim, em vez de ser extrudada uma única biopasta composta por uma combinação de polímeros
sintéticos e naturais, foi desenvolvido um sistema que imprime várias pastas poliméricas em
simultâneo: polímeros sintéticos que garantem a estrutura e forma, e polímeros naturais que
atuam como enchimento para a adesão e proliferação celular [21, 43]. Neste trabalho, foram
realizadas e testadas misturas poliméricas entre PCL e AC e entre PEGDA e AC.
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2.3.2 Compósitos Cerâmicos Bioativos
Um material bioativo pode ser denido como um material que, quando em contacto com um
tecido biológico, induz uma resposta especíca na interface biomaterial/tecido. A hidroxiapatite
(HAp), os fosfatos de cálcio e os sulfatos de cálcio são denidos como compósitos cerâmicos
bioativos. Os fosfatos de cálcio são os mais utilizados devido às limitações que a HAp e que
os sulfatos de cálcio apresentam enquanto materiais biocerâmicos, apresentando uma elevada
biocompatibilidade, segurança, facilidade de esterilização e longo prazo de validade [46].
Fosfatos de Cálcio
Os fosfatos de cálcio, como o tricálcio fosfato de fase  (-TCP), são amplamente utilizados em
várias aplicações, como reparo ósseo, revestimento de próteses e como materiais de suporte na re-
generação de tecidos. Estes cimentos são compostos por iões muito presentes no meio siológico,
são altamente biocompatíveis, apresentam propriedades de osteocondutividade e promovem a
adesão, diferenciação e proliferação de celular [47–50]. O -TCP, quando adicionado a misturas
poliméricas, modica a sua consistência e consecutivamente, as suas propriedades mecânicas.
2.3.3 Caracterização
Dadas as múltiplas aplicações que os biomateriais poliméricos apresentam, torna-se necessário re-
alizar uma caracterização adequada dos mesmos, de modo a selecionar o polímero ou combinações
de polímeros que irão ter o melhor comportamento aquando da sua implantação.
Ensaios Mecânicos
A análise precisa das propriedades mecânicas do material é, evidentemente, uma questão crucial
na projeção de qualquer dispositivo implantável, não só para garantir a sua abilidade mecânica
mas também para determinar o resultado clínico dos mesmos dispositivos. Os ensaios de tração
e compressão são os métodos mais utilizados na caracterização mecânica de um material, con-
sistindo na aplicação de uma força uniaxial a uma velocidade constante e registo da deformação
resultante e da força aplicada ao longo do tempo. Para que os resultados obtidos possam ser
independentes da sua dimensão, é importante converter os dados de força em função da variação
do comprimento para tensão em função da deformação. Para isso, é importante a escolha de uma
geometria que permita a simplicação dos cálculos [51].
Com recurso à força (F) aplicada e à área de secção reta (A0) do biomaterial, é possível calcular
a tensão ( ) (equação 2.1).
 = F=A0 [Pa] (2.1)
A deformação () do material é calculada através da distância inicial entre as garras (L0) e da
variação do comprimento (L) ao longo do tempo (equação 2.2). Os valores de  e  permitem
traçar um gráco que caracteriza o biomaterial do ponto de vista mecânico (gura 2.2).
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 = L=L0 (2.2)
Em todos biomateriais é possível observar uma zona onde a tensão se encontra linearmente
relacionada com a deformação, denominada zona de deformação elástica. Nesta zona, onde a
deformação é reversível, é possível aplicar a Lei de Hooke (equação 2.3):
 = E [Pa] (2.3)
O declive da curva tensão-deformação na zona elástica, o módulo de Young (E), é o parâmetro
mais utilizado para descrever as propriedades mecânicas, sendo uma indicação imediata da rigi-
dez do material (gura 2.2). Os biomateriais capazes de suportar grandes deformações plásticas
antes de quebrarem são denidos como materiais dúcteis, ao contrário dos materiais frágeis, que
quebram com pouca ou nenhuma deformação plástica.
As equações 2.1 e 2.2 são aplicadas em ensaios de tensão e de compressão, com a diferença
que em ensaios de compressão a tensão obtida tem sinal negativo por convenção. A deformação







Módulo de Young (E)
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Figura 2.2: Curva típica de tensão-deformação
Ensaios de Citotoxicidade
A avaliação da interação biomaterial-célula é uma etapa fundamental no que toca à triagem de
materiais biocompatíveis. A grande maioria das agências reguladoras exige que sejam efetuados
testes in vitro antes dos testes in vivo. Assim, os biomateriais têm de passar por um processo de
triagem e só são considerados seguros para implantação se forem considerados citocompatíveis
in vitro. Os ensaios mais utilizados na validação da biocompatibilidade consistem em avaliar os
efeitos que o biomaterial em estudo induz nas células vivas. Dos diversos protocolos internacionais
existentes, a avaliação da citotoxicidade é a mais comum e a mais utilizada, por ser um indicador
efetivo do potencial tóxico do biomaterial. A ausência de compostos citotóxicos é um requisito
fundamental para todos os biomateriais [51].
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Para a determinação da citotoxicidade de um material foi utilizado o método do extrato. Neste
método, os extratos são preparados colocando meio de cultura em contacto com os materiais
em estudo. Posteriormente, os extratos são colocados numa caixa para cultura de células com 96
poços, cando depois a incubar durante pelo menos 24 horas (norma ISO 10993-5). São preparados
dois tipos de controlo:
• Controlo Positivo - As células são colocadas em meio de cultura normal, ao qual é poste-
riormente adicionado DMSO a 10%, um composto citotóxico que provoca a morte celular.
Este controlo permite conrmar que o método de avaliação da viabilidade celular é de facto
sensível à viabilidade das células e não resultado de qualquer outro fator.
• Controlo Negativo - As células são colocadas em meio de cultura normal.
Para a realização do teste de viabilidade celular, os meios são aspirados e é adicionado ao meio
50 % de uma solução de resazurina a 0,04 mg/ml numa solução tampão fosfato salino (PBS). A
resazurina é um corante azul não uorescente que pode ser usado como indicador de pH e como
indicador de viabilidade celular. Este composto apresenta uma propriedade muito vantajosa: é
muito pouco citotóxico. As células metabolicamente ativas reduzem a resazurina a resoruna,
que é um composto cor de rosa e uorescente. Esta alteração de cor é determinada pela leitura
da absorvância de cada poço, onde a variação será proporcional ao número de células viáveis. O
resultado permite a caracterização da citotoxicidade do extrato de acordo com a tabela 2.4.
Tabela 2.4: Caracterização da citotoxicidade de um material [52]
Citotoxicidade Viabilidade Celular Relativa (%)
Não Citotóxico ≥ 90
Levemente Citotóxico 80 a 89
Moderadamente Citotóxico 50 a 79
Severamente Citotóxico < 50
2.4 Cartilagem
A cartilagem é um tecido conjuntivo do corpo humano cujo maior objetivo é fornecer forma,
força e suporte. Existem três tipos de cartilagem, a cartilagem articular, a cartilagem elástica e
a cartilagem brosa. Os tipos de cartilagem são distinguidos pelos seus CME, a sua localização
anatómica e a função que desempenham. Os três tipos de cartilagem apresentam uma densidade
celular dispersa, uxo limitado de sangue e terminações nervosas escassas. Apresentam ainda
uma fraca capacidade de auto-reparação devido à impossibilidade de formarem coágulos para
atrair os broblastos necessários e dar início à reparação consequente, comprovando assim a
importância que a área de engenharia de tecidos desempenha [53, 54].
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2.4.1 Cartilagem Articular
A cartilagem articular, também denominada cartilagem hialina, tem uma aparência vítrea branca
e encontra-se maioritariamente nas junções articulares. É composta por um material complexo
com duas fases principais: uma fase uída composta por 68-85% de água e eletrólitos; e uma fase
sólida composta por bras de colagénio (na sua maioria colagénio tipo II) (10-20%), proteoglicanos
e outras glicoproteínas (5-10%) e condrócitos. Este tecido não é uma mistura simples destes
componentes; em vez disso, encontra-se organizado em quatro zonas distintas que se estendem
desde a superfície articular até ao osso subjacente, são elas a zona superior, a zona média, a zona
profunda e a zona calcicada [55–57].
Existem várias estruturas que são constituídas por cartilagem hialina, são elas as articulações,
as cartilagens costais, a traqueia e o nariz externo.
Traqueia
A traqueia é um órgão do sistema respiratório semiexível que vai desde a parte inferior da
laringe, ao nível da sexta/sétima vértebra cervical até à quarta/quinta vértebra torácica, onde sofre
uma bifurcação para formar os dois brônquios [58]. Este órgão é composto por tecido conjuntivo
denso e músculo liso, sendo este reforçado com 15 a 20 anéis parciais de cartilagem hialina em
forma de C. As cartilagens suportam os lados anterior e lateral da traqueia, protegendo a mesma e
permitindo uma passagem de ar desobstruída [59]. Relativamente às suas propriedades mecânicas,
esta estrutura apresenta um módulo de Young de tração (Et) que varia entre os 12,2 e os 20,5 MPa
[60–62].
Existem diversas doenças capazes de implicar lesões a partes da estrutura da traqueia, lesões
essas que levam à disfunção da mesma. Um exemplo disso é a traqueomalácia, uma doença asso-
ciada à fraqueza da traqueia devido à redução e/ou atroa das suas bras elásticas longitudinais,
levando a que a via aérea se torne macia e mais suscetível ao colapso [63]. Com o auxílio da
impressão 3D, é possível a construção de implantes biocompatíveis capazes de manter a anatomia
da traqueia inalterada, levando assim ao bom funcionamento da mesma.
Nariz
O nariz é composto pelo nariz externo e pela cavidade nasal. O nariz externo é a estrutura
visível que assume a forma proeminente do rosto, sendo composto essencialmente por placas de
cartilagem hialina. A ponte do nariz é formada pelos ossos nasais e por extensões dos ossos frontal
e maxilar. As narinas consistem nas aberturas externas da cavidade nasal e as coanas consistem
nas aberturas na faringe [59]. Em termos de propriedades mecânicas, ensaios de tração revelaram
um Et entre 4,9-9 MPa, uma tensão máxima de tração (t) de 1,5 MPa e uma deformação máxima
de tração (t) de 22,5 %. Ensaios de compressão desta estrutura revelaram um módulo de Young
de compressão (Ec) de 12,6 MPa [64–66].
Graves acidentes onde ocorre a transguração de estruturas, carcinoma das células escamosas
da cavidade nasal ou septo desviado são tudo lesões que podem ser auxiliadas pela técnica de
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impressão 3D, quer pela reconstrução total de uma prótese biocompatível e funcional, quer pela
criação de próteses parciais que melhorem a função da estrutura lesada.
Cartilagem Costal
A cartilagem costal apresenta uma função estrutural no corpo humano, atuando como uma
interface exível e elástica entre os ossos mais rígidos das costelas e o esterno. A cartilagem
costal, composta por cartilagem hialina, sofre alterações na sua estrutura e composição com o
envelhecimento, na qual o colagénio ca alinhado e o diâmetro médio de cada bra ca maior.
Outro fenómeno consequente do envelhecimento é a calcicação, que pode também afetar as
propriedades mecânicas da cartilagem costal, sendo este parâmetro muitas vezes utilizado como
um indicador de idade e género [67].
Em relação às propriedades mecânicas, ensaios de compressão indicam um Ec de 103,4 MPa,
uma tensão máxima de compressão (c) de 7,6 MPa e uma deformação máxima de compressão
(c) de 7,3 % [68]. Ensaios de tração indicam um Et de 16 MPa e uma t de 5,27 MPa [69–71].
Articulações
Em termos de estrutura, existem essencialmente dois tipos de articulações: as articulações
onde as superfícies articulares são unidas por tecido broso ou cartilagíneo e as articulações
nas quais as superfícies articulares não estão unidas entre si, mas sim mantidas em contacto por
uma cápsula articular e ligamentos, chamadas articulações sinoviais. Neste tipo de articulações,
a superfície articular é coberta por uma camada de cartilagem articular hialina [72].
O joelho é um exemplo de uma articulação sinovial, onde ambos os ossos que compõem a
articulação, o fémur e a tíbia, se encontram cobertos por uma camada de cartilagem hialina na
superfície articular. A membrana sinovial envolve a articulação, formando assim uma barreira
para armazenar o líquido sinovial no joelho. Este uido fornece lubricação, levando a que as
superfícies articulares deslizem e rolem umas sobre as outras [73].
Em relação às propriedades mecânicas, ensaios de tração indicam um Et que varia entre 1 -
15 MPa [74]. Ensaios de compressão indicam um Ec de 0,854 MPa [75].
2.4.2 Cartilagem Elástica
Na cartilagem elástica, também denominada cartilagem elástica amarela, a matriz é composta por
uma densa rede de bras de elastina. A cartilagem elástica tem como principal objetivo o suporte
com relativa elasticidade, estando localizada principalmente na laringe, na orelha e no tubo que
vai da parte média do ouvido até à garganta (trompa de Eustáquio) [53].
A orelha humana é constituída essencialmente por cartilagem elástica e tecido adiposo orga-
nizado de uma forma complexa, sendo difícil a sua regeneração de forma natural [76]. Em relação
às propriedades mecânicas, esta estrutura apresenta um Ec de aproximadamente 1,66 MPa [77].
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2.4.3 Cartilagem Fibrosa
A cartilagem brosa, também denominada por brocartilagem branca, é composta por uma rede
de bras de colagénio orientadas paralelamente umas às outras em várias camadas, dando origem
a uma estrutura forte e com relativa elasticidade. Na sua maioria, este tipo de cartilagem encontra-
se localizado sob a forma de discos articulares, melhorando a congruência e a estabilidade das
articulações. Este tipo de discos pode ser parcial ou completo e encontra-se tanto em articulações
sinoviais, como o joelho, como entre cada vértebra. Além de cartilagem hialina, a cartilagem
do joelho possui uma estrutura chamada menisco composta por duas componentes em forma
de meia-lua, a componente medial e a componente lateral. Ambas as componentes do menisco
são essenciais para uma articulação saudável [78]. Em relação às propriedades mecânicas, a
componente medial do menisco apresenta um Et de 9,94 MPa, uma t de 2,66 MPa e uma t de
43,11 %. A componente lateral do menisco apresenta um Et de 11,63 MPa, uma t de 3,26 MPa e
uma t de 45,20 % [79].
Os discos intervertebrais encontram-se localizados entre as vértebras, ligando-as. São as prin-
cipais articulações da coluna vertebral, ocupam um terço da sua altura e fornecem exibilidade,
permitindo a exão e torção. Estas estruturas têm aproximadamente 7 a 10 mm de espessura e
4 cm de diâmetro na região lombar da coluna, onde a camada externa composta por cartilagem
brosa é denominada por anel broso, e a camada central mais gelatinosa é denominada por
núcleo pulposo [80]. Em termos de propriedades mecânicas, esta estrutura apresenta um Et de
2,3 MPa e um Ec de 15,05 MPa [81].
Tabela 2.5: Propriedades mecânicas da cartilagem humana
Ref. Estrutura Ensaio de Tração Ensaio de CompressãoEt (MPa) t (MPa) t (%) Ec (MPa) c (MPa) c (%)
[60–62] Traqueia 12,2-20,5 - - - - -
[64–66] Nariz 4,9-9,0 1,5 22,5 12,6 - -
[68–71] Cartilagem Costal 16,0 5,27 - 103,4 7,6 7,3
[74, 75] Joelho 1,0-15,0 - - 0,854 - -
[77] Orelha - - - 1,66 - -
[79] Menisco Lateral 11,63 3,26 45,20 - - -
[79] Menisco Medial 9,94 2,66 43,11 - - -











A tecnologia de impressão 3D de tecidos permite o posicionamento preciso de células e bioma-
teriais em locais espacialmente predenidos. Como foi referido nos capítulos anteriores, foram
desenvolvidas e utilizadas diversas tecnologias de impressão 3D de tecidos em várias aplicações
biomédicas, como válvulas cardíacas [82, 83], tecido do miocárdio [84], vasos sanguíneos [85],
tecido nervoso [86, 87], cartilagem, entre outros [39, 77, 88]. Neste capítulo e no âmbito desta
dissertação, as aplicações biomédicas abordadas consistem unicamente em tecidos cartilagíneos.
A função da cartilagem é muitas vezes comprometida após lesões agudas ou crónicas, ou
como parte do processo de envelhecimento. Nos últimos quinze anos foram efetuados estudos
dedicados à construção de tecidos com recurso a diversos tipos de scaolds. Essas abordagens
envolvem normalmente a colheita e isolamento celulares, expansão celular e uma fase de cultura
in vitro dos enxertos 3D.
Orelha
Orelhas danicadas ou perdidas por doenças congénitas (como microtia e anotia) ou trauma,
são reconstruídas com recurso a implantes de tecido cartilagíneo retirado da costela [76, 89]. Esta
técnica pode resultar em efeitos secundários, incluindo erosão, absorção, infecção, inamação e
colapso. De modo a colmatar esses efeitos, estruturas desenvolvidas com recurso à engenharia
de tecidos têm sido vastamente utilizadas.
Em 2015, os autores Markstedt et al. desenvolveram uma pasta de nanobras de celulose,
alginato e condrócitos humanos para impressão 3D de tecidos moles. As propriedades mecânicas
e reológicas da pasta permitiram a impressão de estruturas tridimensionais, tendo sido possível
a impressão correta de uma orelha humana tendo como base imagens de RM e TAC (gura 3.1a).
Relativamente ao perl de biocompatibilidade do material, os condrócitos humanos exibiram uma
viabilidade celular de 73% e 86% após um e sete dias de cultura, respetivamente [90].
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Os autores Müller et al. (2016) desenvolveram um hidrogel composto por sulfato de alginato, na-
nocelulose e condrócitos. Este hidrogel apresentou boas propriedades reológicas, porém vericou-
se que a viabilidade celular era dependente da geometria da agulha. Os condrócitos, quando sus-
pensos em discos do hidrogel apresentaram elevada viabilidade celular. As condições de impressão
tiveram um impacto negativo na viabilidade das células, porém, agulhas cónicas de maiores diâ-
metros levaram a uma melhoria na preservação da função celular. A gura 3.1b ilustra a orelha
humana impressa pelos autores [91].
(a) Markstedt et al. [90] (b) Müller et al. [91]
Figura 3.1: Próteses auriculares impressas tridimensionalmente
Nariz
Existem numerosas condições, como doenças congénitas, cancro ou trauma, que podem levar
à perda física de tecidos craniofaciais essenciais, como o nariz externo. Como referido anterior-
mente, a engenharia de tecidos aliada à impressão 3D de tecidos é uma tecnologia emergente no
fabrico de tecidos, órgãos e implantes morfológicamente idênticos ao paciente.
Os autores Kesti et al. (2015) desenvolveram uma pasta com recurso a dois polissacarídeos,
gelana e alginato, combinados com CME da cartilagem. As propriedades reológicas da pasta
revelaram ser indicadas para uma boa impressão 3D e os ensaios de tração demonstraram que se
tratava de um material forte e dúctil. Posteriormente, foi impresso um nariz humano (gura 3.2)
tendo como base imagens de RM e TAC. De modo a avaliar o comportamento in vitro do implante,
este foi submetido a exames histológicos, tendo sido observada a proliferação de condrócitos [92].
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Figura 3.2: Prótese integral do nariz humano [92]
Traqueia
A reconstrução da traqueia é um procedimento muito desaante na medida em que a traqueia
não pode ser tomada como um cilindro simples, mas sim uma estrutura complexa com múltiplas
camadas. Até ao momento, não existe nenhum método que permita a reconstrução de todas as
camadas dessa estrutura de forma ecaz e funcional. Porém, uma das técnicas mais promissoras
assenta na área de engenharia de tecidos, onde o scaold criado deve fornecer não só a forma
e a força adequadas para a sustentação da traqueia, mas também um ambiente favorável para o
epitélio respiratório e para os vasos sanguíneos.
Em 2014, Chang et al. construíram um scaold impresso em 3D revestido com células-tronco
mesenquimais semeadas em brina com o principal objetivo de reparar defeitos parciais na tra-
queia. As células-tronco mesenquimais da medula óssea de coelho foram colhidas e cultivadas.
Simultaneamente, foi impresso tridimensionalmente uma estrutura em forma de U feita de PCL,
tendo sido esta estrutura revestida com as células-tronco mesenquimais (gura 3.3). A estrutura
em forma de U, de aproximadamente (10 x 10) mm, foi implantada na traqueia de quatro coelhos.
Quatro e oito semanas após a operação, o local do implante foi avaliado de forma broncoscópica,
radiológica, histológica e funcional. Nenhum dos quatro coelhos mostrou qualquer sinal de di-
culdade respiratória. Posteriores exames endoscópicos e de TAC mostraram uma reconstrução
bem sucedida da traqueia, sem qualquer colapso ou bloqueio, tendo sido completamente cobertas
por mucosa respiratória regenerada. A análise histológica mostrou que os enxertos implanta-
dos foram integrados com sucesso com a traqueia adjacente sem ruptura ou formação de tecido
granulado [93].
Figura 3.3: Prótese parcial da traqueia composta por PCL [93]
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Com o objetivo de reparar defeitos parciais da estrutura da traqueia, Jung et al. (2016) construí-
ram um scaold tridimensional composto por poliuretano (PU) com uma arquitetura na escala
dos micrómetros, permitindo a inltração celular do tecido nativo. Em semelhança ao estudo
descrito acima, os autores construíram uma estrutura de PU também em forma de U, com 18 mm
de altura, 1,8 mm de espessura e 20 mm de diâmetro (gura 3.4). A estrutura interna do scaold é
porosa (200 x 200 x 200) m, sendo a camada externa não porosa. De modo a avaliar a sua função,
a estrutura impressa em PU foi implantada in vivo nos defeitos parciais da traqueia de coelhos.
Após o implante, os exames histológicos mostraram uma re-epitelização após quatro semanas. O
crescimento do tecido conjuntivo nos suportes foi observado também após as quatro semanas de
implantação [94].
Figura 3.4: Prótese parcial da traqueia composta por PU [94]
Em 2017, os autores Gao et al. construíram um scaold de PCL morfologicamente idêntico
à traqueia nativa do coelho (gura 3.5). Este scaold foi suspenso numa cultura de condrócitos
durante duas semanas (grupo I) e durante quatro semanas (grupo II). Esta suspensão in vitro
teve como objetivo possibilitar uma estrutura melhorada para implantação. De modo a avaliar
a viabilidade desta estrutura na reparação de defeitos integrais na traqueia, esta foi implantada
em coelhos. Após os cuidados pós-operatórios, o tempo médio de sobrevivência do grupo I foi de
14,38 ± 5,42 dias, e no Grupo II foi de 22,58 ± 16,10 dias, sendo o maior tempo de sobrevivência
de dez semanas no grupo II [95].










Neste capítulo são descritos os materiais e métodos utilizados na preparação das soluções polimé-
ricas, na sua impressão 3D e a sua caracterização. Com o objetivo de avaliar a biocompatibilidade
das soluções poliméricas desenvolvidos, a caracterização das impressões teve como base testes
mecânicos de tração e compressão e ensaios de citotoxicidade.
4.1 Materiais
Todos os componentes foram utilizados tal como recebidos, sem qualquer puricação adicional.
PVDF (CAS: 24937-79-9) da Alfa Aesar. PCL (CAS: 24980-41-4; Mn 80.000 GPC), AC (CAS: 9004-35-
7; Mn 50.000 GPC), PEGDA (CAS: 26570-48-9; Mn 575), PEG400 (CAS: 25322-68-3) e -TCP (CAS:
7758-87-4; purum p.a. ≥ 96 %) da Sigma-Aldrich. DMF (CAS: 68-12-2), DMSO (CAS: 67-68-5) e




Com o objetivo de obter pastas homogéneas, com boas propriedades mecânicas e que mantivessem
a sua morfologia após a impressão, foram realizadas diversas misturas poliméricas. A composição
de cada mistura foi continuamente testada e aperfeiçoada, estando a versão nal de cada pasta
descrita na tabela 4.1.
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Tabela 4.1: Protocolo utilizado na realização das misturas poliméricas
Mistura Reagentes Protocolo
A PVDF DMAc
Foram dissolvidos 2,2 g de PVDF em 4,5 g de DMAc num gobelé, mis-
turando manualmente com uma espátula até não serem observados
grânulos
B PVDF DMFDMSO
Foram dissolvidos 2,2 g de PVDF em 2,4 ml de DMF e 3,6 ml de
DMSO num gobelé, misturando manualmente com uma espátula até





Foram dissolvidos 2,2 g de PVDF e 1 g de -TCP em 2,4 ml de DMF
e 3,6 ml de DMSO num gobelé, misturando manualmente com uma
espátula até não serem observados grânulos
D PCL DCMDMF
Foram dissolvidos 2 g de PCL em 6 g de DCM e 2 g de DMF num






Foi misturado 0,5 g de -TCP em 3 g de solução de PCL (mistura D)
num gobelé, misturando manualmente com uma espátula até não
serem observados grânulos
F AC AcetonaDMAc
Foram dissolvidos 3,9 g de AC em 10,8 g de Acetona e 5,3 g de DMAc
num frasco. A solução foi deixada a agitar com um agitador magné-





Foi misturado 0,45 g de -TCP em 4 g de solução de AC (mistura F)





Foram dissolvidos 1,6 g de PCL e 0,4 g de AC em 4 ml de Acetona e
2 ml de DMAc num frasco. A solução foi deixada a agitar com um




Foram dissolvidos 1 g de PCL e 1 g de AC em 4 ml de Acetona e
2 ml de DMAc num frasco. A solução foi deixada a agitar com um




Foram dissolvidos 0,4 g de PCL e 1,6 g de AC em 4 ml de Acetona e
2 ml de DMAc num frasco. A solução foi deixada a agitar com um




Foram dissolvidos 1 g de PEGDA e 1 g de AC em 4 ml de Acetona e
2 ml de DMAc num frasco. A solução foi deixada a agitar com um




Foram dissolvidos 0,4 g de PEGDA e 1,6 g de AC em 4 ml de Acetona
e 2 ml de DMAc num frasco. A solução foi deixada a agitar com um
agitador magnético durante 24 horas
J PEG400
-TCP -
Foram misturados 0,5 g de -TCP em 1,22 ml de PEG400 num gobelé,




4.2.2 Ensaios Mecânicos de Tração
Para o estudo das propriedades mecânicas dos polímeros utilizados, foram construídos provetes
com uma geometria especíca para os ensaios de tração. Cada provete apresentava 15 mm de
comprimento, 7 mm de largura e 1,5 mm de altura (gura 4.1). Os parâmetros utilizados na
impressão 3D dos provetes estão descritos na tabela 4.2. Após a impressão, os provetes foram
deixados a secar durante 48 horas, num ambiente com temperaturas entre os 20◦C e os 26◦C e
com humidade relativa entre os 50 % e os 70 %.
Este ensaio foi realizado com recurso a uma máquina de tração da marca Rheometrics Scientic,
modelo Minimat, Firmware 3.1. Este equipamento produziu uma força de 20 N, uma velocidade
de 10 mm/min e um deslocamento máximo de 50 mm. Os resultados obtidos permitiram traçar
curvas de tensão-deformação, onde foi possível retirar o módulo de Young, a tensão máxima e a
deformação máxima de tração de cada material.




(a) Modelo 3D digital (b) Modelo 3D impresso
Figura 4.1: Modelo geométrico utilizado nos ensaios de tração
Tabela 4.2: Parâmetros utilizados na impressão 3D dos provetes para ensaios de tração
Parâmetros
Diâmetro da agulha (mm) 1,19
Extrusão (%) 1850
Preenchimento (%) 100
Velocidade de impressão (mm/s) 10
Velocidade de deslocamento (mm/s) 35
Diâmetro do lamento (mm) 1,19
Altura entre camadas (mm) 1
4.2.3 Ensaios Mecânicos de Compressão
De modo a realizar um estudo mais aprofundado sobre as propriedades mecânicas dos materiais,
foram realizados ensaios de compressão com recurso a uma máquina de compressão custom made
do Laboratório de Polímeros do Departamento de Ciência dos Materiais, com uma célula de carga
até aos 95 N. Os ensaios foram realizados a uma velocidade de 1 mm/min.
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Para estes ensaios, foram construídos modelos cilíndricos com 5 mm de diâmetro e aproxima-
damente 3 mm de altura com recurso a moldes. Os provetes, que foram construídos por molde
com o único objetivo de tornar o processo mais célere, foram deixados a secar durante durante
uma semana, num ambiente com temperaturas entre os 20◦C e os 26◦C e com humidade relativa
entre os 50 % e os 70 %. Os resultados obtidos permitiram traçar curvas de tensão-deformação.
Figura 4.2: Modelo cilíndrico construído por molde utilizado nos ensaios de compressão
4.2.4 Ensaios de Citotoxicidade
A caracterização da citotoxicidade foi efetuada com recurso a células Vero (células do tecido
epitelial do rim do macaco verde africano). As culturas celulares foram realizadas em placas de 96
poços em meio de cultura DMEM (Dulbecco’s Modied Eagle’s Medium, Biowest). Foram utilizadas
as soluções Azul de Tripan (0,4 %, Gibco®, InvitrogenTM ), Resazurina a 0,04 mg/ml (Alfa Aesar,
CAS : 62758-13-8) e uma solução de DMSO a 20 %. Foi utilizada uma incubadora da marca SANYO
CO2 (modelo MCO-19AIC(UV)) e um leitor de absorvâncias da marca Biotek (modelo ELX 800
UV).
Para a realização dos ensaios de citotoxicidade, foram impressos modelos cilíndricos com
5 mm de diâmetro e 3 mm de altura (gura 4.3) e deixados a secar durante 48h num ambiente
com temperaturas entre os 20◦C e os 26◦C e com humidade relativa entre os 50 % e os 70 %. Os
parâmetros utilizados na impressão 3D dos provetes estão descritos na tabela 4.3.
3 mm
5 mm
(a) Modelo 3D digital (b) Modelo 3D impresso
Figura 4.3: Modelo geométrico utilizado nos ensaios de citotoxicidade
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Tabela 4.3: Parâmetros utilizados na impressão 3D dos provetes para ensaios de citotoxi-
cidade
Parâmetros
Diâmetro da agulha (mm) 1,19
Extrusão (%) 1850
Preenchimento (%) 100
Velocidade de impressão (mm/s) 10
Velocidade de deslocamento (mm/s) 35
Diâmetro do lamento (mm) 1,19
Altura entre camadas (mm) 1
A caracterização da citotoxicidade in vitro foi realizada através do método do extrato. Esta
técnica consiste na colocação das amostras em estudo em meio de cultura. Em simultâneo, são
realizadas culturas celulares com o mesmo tipo de meio de cultura numa placa de 96 poços.
Posteriormente, o meio de cultura das células é substituído pelo meio de cultura que esteve em
contacto com as amostras em estudo. O protocolo utilizado nestes ensaios encontra-se descrito
de seguida:
1. O primeiro passo consistiu na esterilização das amostras, colocando-as em etanol 70 % (v/v)
durante trinta minutos. Foram deixadas a secar ao ar num ambiente esterilizado durante
48 horas.
2. As amostras foram colocadas em frascos com meio de cultura sem células (100 mg de
material por mililitro de meio de cultura) durante 24 horas.
3. As células Vero foram sujeitas a uma solução Azul de Tripan e suspensas. A placa de 96
poços com as células foi posta na incubadora a 37◦C durante 24 horas, de modo a que estas
se pudessem multiplicar.
4. Após as vinte e quatro horas, os meios de cultura das células foram aspirados e foram
adicionados 100 l do meio de cultura sem células que esteve em contacto com as respetivas
amostras. Foram efetuadas três diluições e a cada uma delas foram adicionados 0,5 ml de
meio de cultura sem células. Ao controlo positivo foram adicionados 100 l de uma solução
de DMSO. Foram realizadas cinco réplicas por concentração do material bem como para
os controlos Negativo, Positivo e de Meio, sendo a referência para o cálculo da viabilidade
celular. A placa foi colocada na incubadora durante 48 horas.
5. Posteriormente, os meios de cultura foram aspirados e foram adicionados 100 l de uma
solução com 50 % resazurina (0,04 mg/ml) e 50 % de meio de cultura sem células, tendo
cado na incubadora durante três horas. A placa foi depois transferida para a respetiva
leitura da absorvância, onde a sua variação permitiu a determinação do número de células
viáveis presentes. Considerando a sobreposição dos espetros da resazurina e da resoruna,
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foram efetuadas correções aos resultados subtraindo a absorvância medida a 600 nm à
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Figura 4.4: Espetros de absorção da resazurina e resoruna (adaptado de [96])
4.2.5 Impressão 3D
A impressora 3D utilizada (marca 3D Potter, modelo Micro8) foi modicada de maneira a conter
uma seringa, possibilitando assim impressões de pequeno diâmetro. O primeiro passo na impres-
são 3D consistiu na construção do modelo geométrico. O modelo foi construído em formato .stl
com recurso ao programa Fusion 360, da empresa Autodesk. Posteriormente, com recurso ao
programa Cura (Versão 4.1) da empresa Ultimaker, o modelo geométrico foi convertido para o
formato .gcode para que pudesse ser lido pela impressora.










Este capítulo visa a análise dos resultados obtidos, incluindo a discussão e comparação dos re-
sultados à bibliograa consultada. Os dados obtidos são referentes a testes mecânicos, testes de
citotoxicidade e aos modelos nais impressos tridimensionalmente.
5.1 Misturas Poliméricas
Um parâmetro crucial para uma impressão 3D de qualidade consiste na viscosidade da pasta. É
fundamental que a pasta possua uma viscosidade uída o suciente para que seja extrudida, mas
viscosa o suciente para que mantenha a sua forma após a extrusão com o mínimo espalhamento
possível. As misturas poliméricas foram preparadas de forma empírica até a sua viscosidade
parecer adequada para extrusão. De todas as misturas preparadas, apenas a mistura J não chegou a
solidicar após a impressão, tendo sido excluída. As restantes misturas mantiveram a sua estrutura
relativamente intacta. As misturas que melhor mantiveram a sua forma e que, consecutivamente,
apresentam as propriedades de impressão mais promissoras, são as misturas A, C, D, H1, I1 e I2.
O resultado referente ao comportamento das misturas poliméricas após a sua extrusão encontra-
se descrito na tabela 5.1.
Tabela 5.1: Resultados qualitativos da extrudibilidade de cada mistura polimérica
Mistura Resultado Espalhamento
A Extrudível. Evaporação lenta do solvente • ◦ ◦
B Extrudível. Evaporação rápida do solvente • ◦ ◦
C Extrudível. Evaporação muito rápida do solvente ◦ ◦ ◦
D Extrudível. Evaporação moderada do solvente • ◦ ◦
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E Extrudível. Evaporação moderada do solvente • ◦ ◦
F Extrudível. Evaporação rápida do solvente • • ◦
G Extrudível. Evaporação rápida do solvente • ◦ ◦
H1 Extrudível. Evaporação rápida do solvente ◦ ◦ ◦
H2 Extrudível. Evaporação rápida do solvente • ◦ ◦
H3 Extrudível. Evaporação rápida do solvente • • ◦
I1 Extrudível. Evaporação rápida do solvente • ◦ ◦
I2 Extrudível. Evaporação rápida do solvente • ◦ ◦
J Extrudível, mas não chegou a solidicar • • ◦
◦ ◦ ◦ Sem espalhamento
• ◦ ◦ Espalhamento ligeiro
• • ◦ Espalhamento moderado
• • • Espalhamento severo
5.2 Ensaios Mecânicos
Os ensaios mecânicos permitiram determinar o módulo de Young, a tensão de rutura e a defor-
mação máxima de cada material em ambientes de tração e compressão, estando os resultados
obtidos presentes nas tabelas 5.2 e 5.4.
5.2.1 Ensaios de Tração
As curvas de tensão-deformação encontram-se no anexo I. Como exemplo, a curva de tensão-
deformação completa encontra-se na gura 5.1a. O cálculo do módulo de Young é efetuado através
do declive da curva na zona elástica, ilustrado na gura 5.1b. O resultado dos ensaios mecânicos















y = 25.618x - 0.0406













(b) Curva ampliada na zona elástica
Figura 5.1: Exemplo de curva de tensão-deformação obtida
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Dos resultados presentes na tabela 5.2, é possível vericar que o Et da maioria das misturas
desenvolvidas encontra-se na mesma ordem de grandeza que certos tecidos humanos. As misturas
A, C, F, H1, H2 e I2 apresentam um Et na mesma ordem de grandeza do tecido nativo da traqueia.
A mistura F apresenta também um Et na mesma ordem de grandeza do tecido da cartilagem costal
e joelho. A mistura I1 apresenta um Et na mesma ordem de grandeza do tecido do nariz e disco
intervertebral. Por m, a mistura I2 apresenta um Et na mesma ordem de grandeza do tecido do
menisco lateral e do menisco medial.
Tabela 5.2: Valores médios dos ensaios de tração e valores de referência
Ref. Tecido Humano Ensaio de TraçãoEt (MPa) t (MPa) t (%)
[60–62] Traqueia 12,2 - 20,5 - -
[64, 65] Nariz 4,9 - 9,0 1,5 22,5
[69–71] Cartilagem Costal 16,0 5,3 -
[74] Joelho 1,0 - 15,0 - -
[79] Menisco Lateral 11,6 3,3 45,2
[79] Menisco Medial 9,9 2,7 43,1
[81] Disco Intervertebral 2,3 - -
N Misturas Ensaio de TraçãoEt ± DP (MPa) t ± DP (MPa) t ± DP (%)
9 A 20,3 ± 6,6 4,1 ± 0,8 183,5 ± 31,1
10 B 33,8 ± 8,7 2,8 ± 0,6 165,5 ± 41,7
6 C 25,9 ± 6,6 2,1 ± 0,3 103,9 ± 9,8
10 D 47,8 ± 8,7 7,9 ± 1,5 ∗ 409,0 ± 38,6 ∗
11 E 31,1 ± 7,3 5,3 ± 0,7 418,1 ± 97,6
12 F 16,3 ± 5,1 4,6 ± 0,5 130,9 ± 25,2
9 G 79,4 ± 14,8 10,5 ± 1,5 40,2 ± 22,3
12 H1 25,4 ± 4,8 3,0 ± 0,9 144,3 ± 73,3
11 H2 26,7 ± 9,5 2,8 ± 1,1 40,5 ± 12,6
11 H3 32,2 ± 7,1 3,4 ± 0,7 44,9 ± 11,1
12 I1 5,1 ± 1,4 3,5 ± 1,7 78,9 ± 26,2
12 I2 12,3 ± 2,4 3,6 ± 0,6 71,0 ± 12,0
Ref. - Referência ; N - Número de amostras ; DP - Desvio Padrão
* Dado que as amostras não chegaram a partir durante o ensaio de tração, o valor mencionado
na tabela consiste no limite mínimo do material.
A adição do composto -TCP teve um impacto nas propriedades mecânicas das misturas.
Tanto na mistura C como na mistura E, é possível comprovar que a sua adição origina um material
com um Et , uma t e uma t menor do que as misturas B e D, respetivamente. Na mistura F, a
adição de -TCP tem o efeito contrário, aumentando drasticamente o Et e a t . O facto da adição de
-TCP originar comportamentos mecânicos diferentes pode ser devido à existência de diferentes
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tipos de ligações químicas de mistura para mistura.
A t diminuiu drasticamente, sendo um indicador de que este material é mais frágil. Da
análise da tabela 5.3, é possível concluir que as misturas B e E são as mais elásticas, uma vez que
apresentam a maior deformação de cedência.
Tabela 5.3: Tensão e deformação de cedência obtida nos ensaios de tração para cada mistura
Misturas * A B C D E F G H1 H2 H3 I2
Tensão de Cedência (MPa) 1,7 1,8 1,8 3,2 2,4 1,1 8,8 1,8 2,2 1,8 0,7
Desvio Padrão (MPa) 0,5 0,4 0,3 0,8 0,2 0,2 1,2 0,8 1,2 0,4 0,2
deformação de Cedência (%) 14,2 25,1 13,8 20,2 22,6 11,7 17,4 10,4 15,2 9,8 7,8
Desvio Padrão (%) 5,2 14,3 5,8 4,2 2,7 2,6 3,9 4,4 8,5 1,2 2,3
* Não foi possível retirar os valores para a mistura I1 devido ao seu comportamento linear (gura I.11, anexo I)
5.2.2 Ensaios de Compressão
As curvas de tensão-deformação encontram-se no anexo I. Nos ensaios de compressão, algumas
amostras originaram curvas onde existe um ponto de mudança abrupta de comportamento, como
é possível observar na gura 5.2. Como os provetes foram construídos por molde, tanto a base su-
perior como a base inferior não se encontravam perfeitamente planas. Os provetes apresentavam
ainda na sua constituição microporos, possivelmente consequentes da evaporação do solvente,
conforme ilustrado na gura 5.3. Estes dois fatores podem ser os responsáveis pelo comporta-
mento atípico da curva, onde a primeira parte da mesma corresponde ao ajuste das garras e à
densicação do material, e a segunda parte corresponde à compressão do material densicado,











Figura 5.2: Ensaio de Compressão - Exemplo de curva obtida
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(a) (b)
Figura 5.3: Exemplo ilustrativo do efeito da evaporação do solvente nos provetes - Imedi-
atamente após a impressão, o provete apresenta poucos microporos (a). Vinte minutos após a impressão,
o provete apresenta muitos microporos resultantes da evaporação do solvente (b).
Tabela 5.4:Valoresmédios dos ensaios de compressão obtidos para cadamistura e valores
de referência
Ref. Tecido Humano Ensaio de CompressãoEc (MPa) c (MPa) c (%)
[66] Nariz 12,6 - -
[68] Cartilagem Costal 103,4 7,6 7,3
[75] Joelho 0,8 - -
[77] Orelha 1,7 - -
[81] Disco Intervertebral 15,1 - -
N Misturas Ensaio de Compressão *Ec ± DP (MPa) c ± DP (MPa) c ± DP (%)
7 A 64,7 ± 13,8 11,7 ± 2,3 133,2 ± 31,4
10 B 50,3 ± 15,4 12,4 ± 1,3 118,6 ± 23,9
10 C 34,5 ± 7,0 10,0 ± 1,0 70,7 ± 23,7
11 D 26,2 ± 4,9 6,5 ± 1,4 88,5 ± 28,7
8 E 29,2 ± 6,1 6,8 ± 1,2 60,8 ± 21,0
10 F 36,4 ± 8,4 7,4 ± 1,6 49,4 ± 15,4
7 G 61,6 ± 16,9 8,0 ± 0,7 33,9 ± 9,0
10 H1 47,0 ± 13,5 9,7 ± 1,9 84,7 ± 19,6
9 H2 26,8 ± 8,6 7,5 ± 1,0 53,3 ± 15,7
7 H3 34,3 ± 9,1 7,2 ± 0,8 46,4 ± 13,5
8 I1 51,7 ± 15,1 7,6 ± 0,5 126,6 ± 26,3
8 I2 40,2 ± 12,9 8,0 ± 3,2 95,3 ± 32,5
Ref. - Referência ; N - Número de amostras ; DP - Desvio Padrão
* Ensaios não se encontram completos devido à limitação da célula de carga, que tinha uma
força máxima de 100 N
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Dos resultados presentes na tabela 5.4, é possível vericar que algumas misturas testadas
apresentaram um Ec parecido ao de certas estruturas anatómicas humanas. As misturas A e G
foram as que apresentaram um Ec mais elevado, no entando, é bastante inferior ao Ec da cartilagem
costal. As misturas que apresentaram o Ec mais reduzido foram as misturas D, E e H2. As misturas
D, E e H2, como também as misturas C, F e H3, poderiam ser adequadas para aplicações biomédicas
nos tecidos do nariz e disco intervertebral, uma vez que o seu Ec se encontra na mesma ordem de
grandeza. Os resultados obtidos comprovaram que não foi possível o desenvolvimento de uma
mistura polimérica com um Ec idêntico ao cartilagem do joelho e orelha.
A adição do composto -TCP teve um impacto nas propriedades mecânicas das misturas. Na
mistura C, a adição deste composto levou a uma diminuição moderada tanto do Ec, como da c
e c. Na mistura E, a adição deste composto levou a um aumento ligeiro do Ec e da c, mas não
da c, que diminuiu. Na mistura G, a adição deste composto levou a um aumento quase do dobro
do Ec, no entanto a c e c não foram grandemente afetadas. Como foi referido anteriormente,
o facto da adição de -TCP originar comportamentos mecânicos diferentes pode ser devido à
existência de diferentes tipos de ligações químicas para cada mistura.
5.3 Ensaios de Citotoxicidade
Os ensaios citotóxicos permitiram inferir uma classicação qualitativa da citotoxicidade das
amostras testadas. Inicialmente, foram escolhidas quatro misturas para o estudo das propriedades
citotóxicas, foram elas a mistura A, a mistura F, a mistura H1 e a mistura I1. A escolha destas mis-
turas poliméricas teve como base os valores obtidos nos ensaios mecânicos de tração, tendo sido
as que apresentaram um Et menor. Apesar da mistura F não apresentar as melhores propriedades
em termos de extrudibilidade, esta foi selecionada para os ensaios de citotoxicidade devido às
suas características mecânicas de tração. Posteriormente, foi adicionada a mistura C aos ensaios
de citotoxicidade uma vez que os valores do Et eram também muito promissores. As distribuições
das placas de 96 poços encontram-se nas tabelas 5.5 e 5.6. Os resultados dos primeiros ensaios de
citotoxicidade encontram-se na tabela 5.7.
Tabela 5.5: Distribuição das amostras referente ao primeiro ensaio de citotoxicidade





+B Mistura I1 Mistura AC
D
E
F Mistura F Mistura H1 CMG
H
Colunas [1-5] e [6-10] correspondem às réplicas ; Linhas [A-D] e [E-H] correspondem às diluições
C+ Controlo Positivo ; C- Controlo Negativo ; CM Controlo de Meio
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Tabela 5.6: Distribuição das amostras referente ao segundo ensaio de citotoxicidade


















Linhas [A-D] e [E-H] correspondem às réplicas ; Colunas [1-4], [5-8] e [9-12] correspondem às diluições
C+ Controlo Positivo ; C- Controlo Negativo ; CM Controlo de Meio
Tabela 5.7: Valores médios dos resultados do primeiro ensaio de citotoxicidade obtidos
para cada mistura e valores de referência [52]
Viabilidade Celular (%)
Não Levemente Moderadamente Severamente
Citotóxico Citotóxico Citotóxico Citotóxico
Caracterização ≥ 90 80 a 89 50 a 79 < 50
Diluições
Viabilidade Celular ± Incerteza (%)
Mistura A Mistura F Mistura H1 Mistura I1
Extrato 12,78 ± 2,87 15,02 ± 1,74 90,16 ± 4,67 1,96 ± 0,77
1ª Diluição 17,80 ± 1,55 80,01 ± 6,94 100,64 ± 4,76 28,81 ± 2,19
2ª Diluição 80,40 ± 3,32 98,10 ± 5,24 104,64 ± 4,23 59,97 ± 11,01
























Extrato 1ª Diluição 2ª Diluição 3ª Diluição C- C+
Figura 5.4: Gráco correspondente aos resultados do primeiro ensaio de citotoxicidade
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Da análise da tabela 5.7, é possível concluir que as misturas A, F e I1 são severamente citotó-
xicas uma vez que a viabilidade celular do extrato (meio que esteve diretamente em contacto com
as amostras) é bastante inferior a 50 %. A mistura H1 é classicada como não citotóxica uma vez
que a viabilidade celular do extrato é maior ou igual a 90 %.
Os valores obtidos relativos à citotoxicidade das amostras podem ser devidos a uma evapora-
ção incompleta do solvente, que tem como consequência direta a morte celular. Assim, de maneira
a compreender e comprovar a não citotoxicidade dos polímeros utilizados, foi realizado um se-
gundo ensaio de citotoxicidade. Neste segundo ensaio, as amostras foram impressas e deixadas a
secar durante 33 dias num ambiente com temperaturas entre os 20◦C e os 26◦C e com humidade
relativa entre os 50 % e os 70 % de maneira a garantir a evaporação máxima do solvente. Os
ensaios de citotoxicidade foram repetidos e os resultados encontram-se na tabela 5.8.
Tabela 5.8:Valoresmédios do segundo ensaio de citotoxicidade obtidos para cadamistura
e valores de referência [52]
Viabilidade Celular (%)
Não Levemente Moderadamente Severamente
Citotóxico Citotóxico Citotóxico Citotóxico
Caracterização ≥ 90 80 a 89 50 a 79 < 50
Diluições
Viabilidade Celular ± Incerteza (%)
Mistura A Mistura C Mistura F Mistura H1 Mistura I1
Extrato 99,48 ± 9,43 102,86 ± 9,20 25,04 ± 3,53 99,78 ± 4,67 8,07 ± 3,16
1ª Diluição 97,47 ± 8,87 96,17 ± 8,22 63,36 ± 8,85 102,31 ± 8,91 7,63 ± 3,24
2ª Diluição 99,03 ± 8,2 2 98,85 ± 8,01 89,66 ± 7,37 99,37 ± 8,39 8,22 ± 3,13


























Extrato 1ª Diluição 2ª Diluição 3ª Diluição C - C +
Figura 5.5: Gráco correspondente aos resultados do segundo ensaio de citotoxicidade
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Da análise da tabela 5.8, é possível classicar as misturas A, C e H1 como não citotóxicas, uma
vez que a sua variabilidade celular é maior ou igual a 90 %. As misturas F e I1 são classicadas
como severamente citotóxicas uma vez que a sua variabilidade celular é menor que 50 %.
Após as 24 horas de incubação inicial, o meio de cultura que esteve em contacto com a mistura
I1 estava com um tom amarelado em vez do típico tom rosado. O meio de cultura apresenta na
sua composição um medidor de pH, que ca amarelo quando o meio ca muito ácido. Visto
que na literatura, nem o AC nem o PEGDA são polímeros citotóxicos, a mistura I1 pode ter
libertado compostos que tornaram o meio muito ácido, levando à morte celular. Os resultados do
segundo ensaio de citotoxicidade para a mistura F podem ser explicados por um de dois motivos:
os provetes podem ter tido alguma contaminação que desencadeou a morte celular ou o solvente
utilizado na elaboração da mistura pode não ter secado na sua totalidade, tendo o restante levado
à morte celular.
5.4 Impressão 3D do Modelo Final
Tendo em consideração os resultados obtidos nos ensaios mecânicos e nos ensaios de citotoxici-
dade, bem como a análise qualitativa da consistência das diversas misturas testadas, as misturas
que apresentaram os melhores resultados e que provaram ser adequadas para uma impressão 3D
de sucesso foram a A, C, e H1. Por uma questão de eciência temporal e de recursos, a impressão
do modelo nal foi limitada às misturas A e C pelo único motivo de estas misturas poderem
ser preparadas na hora, ao contrário da mistura H1 que leva 24 horas. A preparação na hora
consistiu num fator vantajoso pelo facto de permitir o aperfeiçoamento rápido e eciente dos
parâmetros de impressão. Entre as misturas A e C, foi escolhida a mistura C pelo facto do solvente
evaporar mais depressa. Seria de esperar que a mistura A reproduzisse os mesmos resultados,
com a única particularidade de ter que ser utilizado uma placa de aquecimento para aumentar a
taxa de evaporação do solvente.
Foram impressos três modelos nais: um nariz de felino (gura 5.6), um menisco lateral
humano (gura 5.7) e uma traqueia parcial humana (gura 5.9). O objetivo principal desta disser-
tação estava assente na impressão tridimensional de estruturas cartilagíneas, como uma traqueia,
um menisco e um nariz externo. Tendo surgido a oportunidade de construção de um modelo de
nariz de felino com possível implantação in vivo no futuro, e tendo em consideração que a única
diferença face a qualquer outro nariz externo consiste na geometria do modelo tridimensional,
foi escolhida a impressão do nariz de felino.
Os modelos geométricos da traqueia e do nariz partiram de um exame de TAC, sendo poste-
riormente convertidos em formato .stl com recurso ao software DICOM® (Digital Imaging and
Communications in Medicine) e em formato .gcode com recurso ao software Cura (Versão 4.1).
Sendo a estrutura da traqueia muito grande e tendo em consideração a limitação do tamanho
da seringa utilizada, o modelo completo da traqueia (gura 5.8) foi seccionado, tendo sido ape-
nas impresso uma parte (gura 5.9). O modelo do menisco lateral partiu de um exame de RM
[98]. O modelo foi convertido para o formato .stl e suavizado através do software Fusion 360.
Posteriormente foi convertido para o formato .gcode através do software Cura (Versão 4.1).
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(a) Vista Frontal (b) Vista Lateral
Figura 5.6: Modelo geométrico do nariz
(a) Vista Frontal (b) Vista Superior
Figura 5.7: Modelo geométrico do menisco lateral
Figura 5.8: Modelo completo da traqueia
(a) Vista Frontal
(b) Vista Superior
Figura 5.9: Modelo parcial da traqueia
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No decorrer desta dissertação, os parâmetros de impressão foram continuamente aperfeiçoa-
dos de maneira a que fosse possível uma impressão 3D de qualidade, com boa denição e estrutura
(tabela 5.9). A tentativa que originou os melhores resultados foi a quarta e assim, a velocidade de
impressão foi xada nos 2 mm/s, a extrusão foi xada nos 1850 %, o diâmetro do lamento foi
de 0,61 mm e a altura entre camadas foi de 0,51 mm. O valor da altura entre camadas foi denido
como sendo ligeiramente inferior ao diâmetro do lamento porque, nos casos em que os valores
eram iguais, a adesão entre camadas cava comprometida.
Tabela 5.9: Processo de otimização dos parâmetros de impressão 3D do modelo nal
Parâmetros 1ª Tentativa 2ª Tentativa 3ª Tentativa 4ª Tentativa
Diâmetro da agulha (mm) 1,19 1,19 1,19 0,61
Extrusão (%) 1500 1700 1850 1850
Preenchimento (%) 100 100 100 100
Velocidade de impressão (mm/s) 10 5 2 2
Velocidade de deslocamento (mm/s) 35 5 15 19
Diâmetro do lamento (mm) 1,19 1,19 1,19 0,61
Altura entre camadas (mm) 1 1 1 0,51
O resultado da impressão 3D dos modelos nais encontra-se nas guras 5.10, 5.11 e 5.12.
Os modelos impressos reproduzem os modelos digitais, comprovando a viabilidade da mistura
polimérica C para impressão de estruturas anatómicas complexas.
(a) Vista Frontal (b) Vista Superior
Figura 5.10: Impressão 3D do modelo da traqueia parcial
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(a) Vista Frontal (b) Vista Lateral
Figura 5.11: Impressão 3D do modelo do nariz
(a) Vista Frontal (b) Vista Superior










Este capítulo conclui a dissertação, apresentando uma visão global do que foi realizado e reco-
mendações para trabalhos futuros. Esta dissertação tinha como objetivo principal a impressão
3D de estruturas cartilagíneas, nomeadamente um nariz, um menisco e uma traqueia, através do
desenvolvimento de misturas poliméricas não citotóxicas, cujas propriedades mecânicas fossem
semelhantes a diversas estruturas humanas.
6.1 Resumo do Trabalho Desenvolvido
Em 1954, no hospital Brigham & Women’s Hospital em Boston, Massachusetts, foi efetuado o
primeiro transplante bem sucedido. Este acontecimento histórico levou a que o transplante de
órgãos se tornasse num procedimento comum no tratamento de lesões e doenças que antes eram
consideradas intratáveis ou incuráveis; porém, o número de dadores é muito menor que o número
de doentes em lista de espera. A capacidade de criar tecidos e órgãos capazes de substituir e simular
a função das estruturas lesadas consiste no grande objetivo da área de engenharia de tecidos e
medicina regenerativa. A tecnologia de impressão 3D de tecidos permite o posicionamento preciso
de células e biomateriais em locais espacialmente predenidos, sendo atualmente a técnica mais
promissora para a construção de tecidos e órgãos biocompatíveis e personalizados. Como já
foi referido, o âmbito desta dissertação assenta no estudo de materiais poliméricos impressos
tridimensionalmente para aplicações biomédicas, nomeadamente próteses para aplicação em
tecidos cartilagíneos.
O primeiro passo consistiu no desenvolvimento de doze misturas com recurso a polímeros
naturais e sintéticos, como o PVDF, o PEGDA, o AC e a PCL. Para cada mistura foram testados
vários solventes; foram também adicionados compósitos cerâmicos (como o -TCP) a algumas
das misturas na tentativa de modicar as suas propriedades mecânicas. As misturas foram poste-
riormente submetidas a uma caracterização a nível da sua consistência para impressão, a nível
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mecânico e a nível citotóxico.
A consistência para impressão de cada mistura foi analisada de forma empírica, tendo esta
sido ajustada continuamente até se encontrar a melhor formulação. Um fator muito importante
na formulação das misturas consistiu na utilização de um tipo de -TCP próprio para impressão
3D, uma vez que os que são próprios para impressão 3D possuem um tamanho de grão muito
pequeno, tornando as misturas homogéneas e fáceis de manusear.
O comportamento mecânico das estruturas foi analisado através de ensaios mecânicos de
tração e ensaios mecânicos de compressão. A realização destes ensaios pressupôs a construção
de modelos com uma geometria especíca de modo a facilitar os cálculos. Um fator importante
consistiu na análise das imperfeições resultantes da impressão. Impressões com imperfeições,
como bolhas de ar, inuenciam os resultados obtidos nos ensaios mecânicos, sendo importante
garantir que não existem imperfeições visíveis aquando dos ensaios. As bolhas de ar podem
resultar de parâmetros de impressão inadequados e/ou da evaporação do solvente. A maioria
das misturas testadas apresentaram um módulo de Young de tração e de compressão na mesma
ordem de grandeza de estruturas cartilagíneas humanas.
As misturas que apresentaram os melhores resultados a nível de consistência para impressão e
a nível de comportamento mecânico foram analisadas em termos citotóxicos. Um dos fatores mais
importantes a ter em conta na realização destes ensaios é garantir a total evaporação do solvente.
Muitos dos solventes utilizados na realização das misturas são severamente citotóxicos, pelo
que se não estiverem completamente evaporados, os ensaios de citotoxicidade são largamente
inuenciados. Assim, após a impressão é importante garantir que os modelos sequem na sua
totalidade.
Tendo em consideração os resultados obtidos, o segundo passo consistiu na escolha da mistura
polimérica que apresentou os resultados mais promissores e consequente impressão 3D dos
modelos nais. A mistura escolhida tinha na sua composição PVDF e -TCP, tendo apresentado
resultados mecânicos semelhantes à traqueia, uma boa consistência e sido classicada como
não citotóxica. Para uma impressão bem sucedida, com boa resolução e denição foi necessária
uma otimização dos parâmetros de impressão. Os parâmetros que apresentaram uma inuência
direta no resultado da impressão foi a velocidade de impressão, a velocidade de deslocamento,
a extrusão, o diâmetro do lamento, o preenchimento e a altura entre camadas. Basta que um
destes parâmetros não esteja otimizado para que toda a impressão seja afetada. Assim, após terem
sido otimizados os parâmetros de impressão, procedeu-se à impressão 3D dos modelos nais.
6.2 Conclusões
É possível concluir que o objetivo principal desta dissertação foi cumprido com sucesso, uma vez
que foi possível a impressão de um nariz de felino, um menisco lateral humano e uma traqueia
parcial humana com recurso a misturas poliméricas não citotóxicas e com propriedades mecânicas
desejáveis. A técnica de impressão 3D utilizada é uma técnica emergente na área de engenharia
de tecidos. Face a outras técnicas, a impressão 3D é uma técnica que permite a construção de
qualquer forma geométrica, simples ou complexa, sem a necessidade de montagem de peças. É
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uma técnica de relativamente baixo custo, onde não há necessidade de mão de obra especializada
nem de qualquer ferramenta adicional. Como todas as técnicas, apresenta algumas desvantagens,
como o tempo demorado de impressão que impossibilita a construção em larga escala.
6.3 Trabalho Futuro
Embora tenham sido cumpridos todos os objetivos desta dissertação, existem alguns fatores que
poderiam ser melhorados em trabalhos futuros. Sendo a viscosidade da mistura um parâmetro cru-
cial para uma boa impressão 3D, a utilização de um reómetro de modo a medir quantitativamente
a viscosidade da mistura seria uma adição vantajosa a este estudo.
Outra possível vertente a ser estudada seria a adição do compósito cerâmico -TCP às misturas
H1, H2, H3, I1 e I2; e posterior análise mecânica para assim perceber com mais clareza a inuência
que este compósito exerce nos diferentes materiais. Seria também fulcral a realização de testes
de espetroscopia de infravermelhos com transformada de Fourier (FTIR) ou espetroscopia de
fotoeletrões por raios X (XPS) de modo a compreender quais os tipos de ligações químicas entre
as diversas misturas, explicando assim as diferenças de comportamento mecânico que o composto
-TCP origina em cada uma delas.
Seria essencial realizar um estudo referente ao comportamento mecânico de compressão de
amostras impressas em 3D. Esse estudo deveria ter em consideração tanto o sentido paralelo
como o sentido perpendicular da deposição das camadas. Outro aspeto interessante seria a re-
alização de ensaios de compressão cíclicos para determinar a fadiga do material com recurso a
um equipamento com uma célula de carga superior a 100 N. A caracterização de um material
em relação à sua resistência mecânica é fundamental em certas estruturas anatómicas, como o
menisco.
Tendo em consideração o efeito que a evaporação do solvente exerce no modelo nal, seria
importante fazer uma medição antes e depois do modelo secar na totalidade, para assim perceber
o grau de redução de volume. Ao saber a diferença, seria possível a impressão de um modelo maior
do que a estrutura de interesse mas que, após secar na totalidade, casse do tamanho desejado.
O estudo da porosidade do material seria uma vertente interessante neste trabalho. Poderiam
também ser realizados testes de adesão e proliferação celular, de modo a caracterizar de forma
mais completa o perl de biocompatibilidade dos materiais mais promissores. Dentro do perl
de biocompatibilidade dos materiais, seria interessante refazer a análise mecânica e citotóxica
dos materiais garantindo que os diferentes modelos geométricos para cada tipo de ensaio cam
o mesmo número de dias a secar, sob as mesmas condições de temperatura e humidade relativa.
De todas as possíveis vertentes que este trabalho poderia tomar, a mais interessante seria a
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Figura I.4: Ensaio de Tração - Mistura D
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Figura I.12: Ensaio de Tração - Mistura I2
54
I .2 . ENSAIOS MECÂNICOS DE COMPRESSÃO


























































































































Figura I.18: Ensaio de Compressão - Mistura F
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Figura I.24: Ensaio de Compressão - Mistura I2
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ANEXO I. RESULTADOS COMPLEMENTARES
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